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Diplomová práca obsahuje popis základných princípov magnetickej rezonancie a popisuje 
metódy pre meranie difúznych koeficientov a vytváranie DWI a DTI obrazov. V praktickej 
časti práce je navrhnutá a popísaná aplikácia v programe MATLAB na výpočet difúzne 

















The thesis deals with the basic principles of magnetic resonance imaging and describes 
methods for measuring diffusion coefficients and the creation of DWI and DTI images. 
MATLAB program application calculating the diffusion-weighted images is designed and 
described in the practical part of this thesis, supplemented by the possibility of image 
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Magnetická rezonancia sa vyuţíva v rôznych odvetviach ľudskej činnosti a jej 
rozvoj je v súčasnej dobe veľmi rýchly. Hlavne v medicíne a biológii sa pouţívajú tieto 
techniky pri skúmaní tkaniva a veľkého mnoţstva organických štruktúr. Cieľom 
diplomovej práce je zoznámiť sa so základnými princípmi magnetickej rezonancie, 
moţnosťou merania a spracovania difúzne váţených obrazov. V ďalšom pokračovaní 
práce má byť prakticky navrhnuté rozhranie pre výpočet a zobrazenie difúzne váţených 
obrazov, pričom usporiadanie rozhrania by malo byť dispozične riešené tak, aby 
umoţňovalo vloţiť ďalšie funkčné panely, napríklad filtráciu obrazu, prípadne panel 
k výpočtu difúzneho tenzoru. 
 Práca  obsahuje základný popis javu magnetickej rezonancie a moţností jej 
vyuţitia, stručný popis tomografu, fyzikálne základy a relaxačné mechanizmy 
magnetickej rezonancie. Ďalej je v práci venovaná krátka kapitola artefaktom v obraze 
a základným moţnostiam ich filtrácie. Ako príklad filtrácie obrazu je v teoretickej časti 
uvedený základný popis waveletovej transformácie a filtrov. Následne sa práca zaoberá 
popisom difúzie, rozoberá princíp a jednotlivé metódy pre jej meranie a výpočet difúzne 
váţených obrazov. V závere teoretickej časti práca popisuje obrazy váţené difúznym 
tenzorom a princíp ich výpočtu. 
Praktická časť práce je venovaná popisu grafického návrhu aplikácie, návodu 
na jej ovládanie uţívateľom a stručného popisu prostredia v ktorom vznikla. Rozhranie 
aplikácie umoţňuje výpočet a zobrazenie difúzne váţených obrazov z magnetickej 
rezonancie. Ilustratívne vloţené ďalšie funkčné moduly dopĺňajú aplikáciu o moţnosť 











1 Magnetická rezonancia (MR) 
Magnetická rezonancia je v dnešnej dobe rozšíreným zobrazovacím  
a diagnostickým nástrojom v medicíne, biológii a rôznych technicko-vedných odboroch. 
V medicíne a biológii je moţné vyuţívať týchto techník hlavne pri skúmaní tkanív 
a veľkého mnoţstva organických štruktúr. Technické a vedecké odbory sa teoreticky aj 
experimentálne zameriavajú na určovanie a charakterizovanie fyzikálnych vlastností 
vybraných materiálov a to predovšetkým s poréznou štruktúrou.  
 
 
1.1 Neinvazívna metóda zobrazovania: MR 
Zobrazovanie magnetickou rezonanciou je neinvazívna (skúmaný objekt nie je 
pri skúmaní narušený) diagnostická zobrazovacia metóda, ktorou je moţné zobraziť 
mäkké i tvrdé tkanivo. V medicíne sa pouţívaná na vytváranie dvojrozmerných  
a trojrozmerných obrazov orgánov, alebo štruktúr vo vnútri ľudského tela. Metóda, 
ktorá sa v zdravotníctve pouţíva od roku 1980, je jedinečná a stále viac populárna  
pre vysokú kvalitu obrazov bez pouţitia radiačného ţiarenia (ktoré sa pouţíva pri RTG 
(Röntgen), CT (Computed Tomography) alebo v nukleárnej medicíne. Technologické 
objavy a vylepšenia s kaţdým rokom prinášajú inovácie, taktieţ sa zvyšuje kvalita 
zobrazovania, čím sa spresňuje a zrýchľuje diagnostika pacientovho problému. 
Digitalizácia je v súčasnosti súčasťou kaţdého odvetvia a jej prieniku do zdravotníctva 
a rádiológie, nazývame digitálnou rádiografiou, alebo aj výpočtovou rádiografiou. MR 
sa vyuţíva vo fyzikálnom, chemickom aj biologickom výskume. Podľa odborníkov 





Obr. 1.1: Magnetická rezonancia [2] 
 
Avšak medzi nevýhody moţno zaradiť vysoké náklady pri nákupe aj prevádzke, 
vysokú hlučnosť zariadenia a v neposlednom rade, ţe vyšetrenie nie je moţné u ľudí  
s implantovanými kardiostimulátormi a inými el. zariadeniami. [2] 
 
 
1.2 Konštrukcia tomografu 
Konštrukcia MR tomografu sa skladá zo štyroch základných častí: trvalého 
magnetu, rádiofrekvenčného systému, gradientného systému a rádiofrekvenčného 
tienenia. Úlohu najdrahšej a najväčšej časti v prístroji má pevný magnet, ktorý má 
konštrukciu v tvare dutého valca. Vlastnosti pevného magnetu môţu mať permanentný, 
rezistívny, alebo supravodivý charakter. U najnovších prístrojov sa pouţíva supravodivý 
typ magnetu ktorý je vyrobený zo zliatiny nióbu a titanu, ochladzovaný tekutým héliom 
na teplotu niekoľkých Kelvinov, pri ktorej dochádza k supravodivosti. Tento typ 
magnetu umoţňuje vytvárať magnetické pole o veľkej intenzite a stabilite a má vysokú 
homogenitu. Zvyšovať intenzitu alebo skracovať dobu vyšetrenia je moţné zvýšením 
intenzity magnetického poľa generovaného magnetom, no je potreba zváţiť zdravotné 
dôsledky. Vysielacia časť systému sa skladá zo syntetizéru, výkonového zosilňovača 
a vysielacej cievky. Prijímacia časť obsahuje prijímaciu cievku, ďalej predzosilňovač  
a subsystém pre spracovanie dát. V prípade lepšieho zobrazenia malých oblastí sa 
vyuţíva väčšieho počtu menších cievok umiestnených v tesnej blízkosti tela. Tri 
ortogonálne cievky gradientného systému orientované v osách x, y, z, z tomografu 
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vytvárajú magnetické gradienty, ktoré určujú, aké voxely sa budú snímať. Mali by mať 
veľkú lineárnosť, stabilitu a mali by umoţňovať rýchle zmeny gradientu magnetického 
poľa. Rádiofrekvenčné tienenie (RF) je nutné k odtieneniu RF šumu prijímacieho 
signálu, ktorého zdrojom sú napríklad TV vysielače a rôzne elektrické zariadenia, 
taktieţ slúţi k odtieneniu RF šumu ktorý je generovaný vo vysielacej časti tomografu 
pri vysielaní RF impulzov. [3]   
 
 
1.3 Základné princípy v MR zobrazovaní 
Pojem magnetická rezonancia (MR) je odvodený od nukleárnej magnetickej 
rezonancie, ktorá je zaloţená na rozdielnych magnetických vlastnostiach atómových 
jadier rôznych prvkov.  Protóny a neutróny sú častice, ktoré tvoria jadro atómu. Protóny 
sú častice nabité kladným nábojom, zatiaľ čo neutrón je elektricky neutrálna častica. 
Kaţdý protón sa ďalej otáča okolo svojej vlastnej osi, tento pohyb nazývame tzv. spin 
(obr. 1.2 a). Ako kaţdá nabitá rotujúca častica vytvára protón okolo seba magnetické 
pole a vykazuje tzv. magnetický moment. Za beţného stavu je orientácia týchto osí 
rôzna, čo spôsobuje, ţe sa jednotlivé magnetické momenty navzájom vyrušia a látka sa 
tak chová navonok magneticky neutrálne. Pokiaľ ale vystavíme takúto látku do silného 
magnetického poľa, dochádza k pravidelnému usporiadaniu osí protónov paralelne  
so siločiarami vonkajšieho magnetického poľa. Takto usporiadané častice začnú 
vykazovať súhrnný magnetický moment. Protóny vo vonkajšom magnetickom poli sa  
v tomto usporiadaní nesprávajú staticky, ale okrem otáčania okolo vlastnej osi (spin), 
rotujú taktieţ okolo druhej pomyselnej osi, ku ktorej môţeme prirovnať siločiaru 
spomínaného vonkajšieho poľa. Tento pohyb sa nazýva tzv. precesia (obr. 1.2 b), 
ktorého frekvencia (tzv. Larmorova frekvencia) závisí na dvoch základných faktoroch. 
Jedným je vlastnosť daného atómového jadra (gyromagnetický pomer) a  druhým 
intenzita vonkajšieho magnetického poľa. Celá táto precesná frekvencia vychádza teda  
z matematického vzťahu: [4]  
 
𝜔0 = 𝛾.𝐵0 ,     (1.1) 
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kde ω0 je Larmorova uhlová frekvencia v jednotkách radián, γ predstavuje 




Obr. 1.2: a) Spinový pohyb protónu okolo vlastnej osi, b) precesný pohyb častice okolo 
vektora vonkajšieho magnetického poľa 
  
Aby bolo moţné danú látku pozorovať, je potrebné zistiť a zmerať veľkosť 
magnetického vektora MZ. Je to však nereálne, nakoľko sa vektor magnetizácie 
nachádza pozdĺţne (longitudinálne) s priebehom siločiar vonkajšieho magnetického 
poľa B0, teda podľa (obr. 1.3 a) sa M0 = MZ, je teda pre merací prístroj skrytý. K tomu 
aby sme dokázali magnetizačný vektor zmerať, musíme protóny vychýliť z ich ustálenej 
polohy, čím zmeníme aj polohu magnetizačného vektora, ktorý sa tak "zviditeľní".  
Na to, aby bol protón vychýlený, je treba mu dodať určité mnoţstvo energie, ktoré je 
schopný prijať aby sa pri tom presunul do vyššej energetickej hladiny. Takáto energia 
bude do látky odovzdaná v podobe elektromagnetického impulzu, ktorý je nositeľom 
energie. Po aplikácii tohto impulzu dôjde k tomu, ţe niektoré protóny skutočne prejdú 
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do energeticky bohatšieho stavu, protón zmení svoju polohu, a tým sa zmenší veľkosť 
ich longitudinálnej magnetizácie (obr. 1.3 b). 
Elektromagnetický impulz má však ďalšiu dôleţitú úlohu. Ide  
o elektromagnetické vlnenie chovajúce sa periodicky, ktoré je moţné rozloţiť  
do mnohých pravidelne sa opakujúcich fáz, teda odovzdáva i energiu fázovito. Protóny 
do tejto doby vykonávali svoj precesný pohyb úplne nezávisle na sebe, teda správali sa 
viac-menej chaoticky, teda nebolo moţné dosiahnuť priečnej magnetizácie, ktorá sa dá 
uţ pozorovať. Avšak vplyvom elektromagnetického impulzu dokáţeme nielen protóny 
vychýliť z ustálenej polohy, ale taktieţ ich precesný pohyb synchronizovať a tým 
dosiahnuť zmeny polohy magnetizácie do transverzálnej polohy, kde MZ = 0. Čiţe  
do polohy kolmej k pôsobeniu vonkajšieho magnetického poľa, kde sa dá uţ tento 




Obr. 1.3: a) Vektor magnetizácie MZ pozdĺţne s vonkajším mag. poľom B0, b) prechod 
niektorých protónov do vyššej energetickej hladiny a zmenšenie pozdĺţnej 
magnetizácie, c) synchronizácia jadier a prechod pozdĺţnej magnetizácie  




1.3.1 Relaxačné časy T1 a T2 
Po ukončení aplikácie elektromagnetického pulzu nadobúda pozdĺţna 
magnetizácia späť svoju veľkosť, teda vektor MZ sa vracia do paralelnej pozície. 
Protóny, na ktoré prestane pôsobiť VF impulz, začnú svoju prebytočnú energiu 
odovzdávať do okolia a tým sa dostávajú späť do svojho nevybudeného stavu. Keďţe sa 
nejedná o jednorazový dej, ale postupný, môţe sa tento proces vyjadriť v čase  
na exponenciálnom priebehu (obr. 1.4). Časová konštanta určujúca, ako rýchlo tento 
proces v látke prebieha sa označuje T1. 
 
Obr. 1.4: Návrat vektora MZ po aplikácii VF impulzu do rovnováţneho stavu (pozdĺţna 
relaxácia) 
 
Matematicky moţno tento proces vyjadriť podľa vzťahu: [5] 
 
     𝑀𝑧 = 𝑀0(1 − 𝑒
−𝑡/𝑇1 ).      (1.2) 
 
Relaxačný čas T1 udáva za akú dobu dôjde k obnoveniu veľkosti vektora 
pozdĺţnej magnetizácie na 63 % pôvodnej veľkosti. Naopak relaxačný čas T2 
charakterizuje, za aký čas dôjde k poklesu veľkosti MXY na 37 % svojho minima. Ako je 
zrejmé z (obr. 1.5), čas T2 udáva úbytok priečnej magnetizácie po ukončení pôsobenia 




Obr. 1.5: Časová zmena magnetizácie MXY vplyvom priečnej relaxácie 
 
Priečna relaxácia sa dá matematicky charakterizovať: [4] 
 
     𝑀𝑥𝑦 = 𝑀0. 𝑒
−𝑡/𝑇2       (1.3) 
 
Podľa vyššie uvedených charakteristík hovoríme v prípade času T1 o pozdĺţnej 
relaxácii a u času T2 sa jedná o relaxáciu priečnu. Oba tieto deje nastávajú v skutočnosti 
súčasne. Systém, tak prechádza do termodynamickej rovnováhy za postupného 
vytrácania fázovej koherencie v rovine (x, y).  
Kaţdá skúmaná látka, alebo orgán v ľudskom tele sa vyznačujú svojimi 
špecifickými relaxačnými časmi T1 a T2. Napríklad pre tuk je T1 / (0,5) T = 210 ms a T2 







2.1 Úvod do difúzie 
Difúzia je neusporiadaný translačný pohyb častíc alebo molekúl a je jedným  
zo základných transportných procesov. Vplyvom tepelnej energie častíc dochádza 
k náhodnému pohybu premiestňovania atómových jadier z jednej časti systému  
do druhej. Častice sa pohybujú z miest s vyššou koncentráciou do miest s koncentráciou 
niţšou alebo z miesta s vyššou teplotou do miesta s teplotou niţšou. Difúzia je teda 
závislá od koncentračného alebo teplotného gradientu. Ak dôjde k jeho úbytku, difúzia 
ustáva. Konštanta, ktorá slúţi k určeniu miery pohyblivosti jadier pri difúznom pohybe 
sa nazýva difúzny koeficient. V kaţdej látke sa jadrá pohybujú inak, znamená to, ţe 
rôzne látky majú rôzne difúzne koeficienty. Na ich meranie difúznych koeficientov sa 
vyuţívajú metódy magnetickej rezonancie.  
Ako zjednodušený príklad difúzie poslúţi dej ktorý nastane pri vhodení vrecúška 
s čajom do horúcej vody alebo pri kontakte malej kvapky atramentu s vodou v pohári. 
Priezračná voda sa začala postupne zafarbovať, aţ sa po určitom čase zafarbí 
rovnomerne v celom objeme. A práve tento jav sa nazýva difúzia. Jedná sa o neustály, 
neusporiadaný pohyb častíc (Brownov pohyb), ktorý prebieha najrýchlejšie v plynoch, 
pomalší proces nastáva v kvapalinách a najpomalší je v tuhých látkach. Dôleţitým 
elementom pri difúzii je jej závislosť na teplote. Pri vyššej teplote je priebeh difúzie 
rýchlejší. [6] [7] 
 
 
Obr. 2.1: Difúzny pohyb častíc (v smere šípky častice difundujú, vyrovnávajú svoju 
koncentráciu v celom priestore, ktorý môţu dosiahnuť) 
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Pri tomto tepelnom pohybe dochádza ku kolíziám medzi molekulami a 
mikroskopickými prekáţkami tvorenými napríklad bunkovou štruktúrou. Tým môţe 
byť difúzny pohyb viac, alebo menej obmedzený. V teórii, kedy neuvaţujeme ţiadne 
prekáţky a molekulárne prostredie povaţujeme za izotropné,  platí nasledujúci vzťah: 
[8] 
      𝑦2 = 6.𝐷. 𝑡D       (2.1) 
 
Rovnica vyjadruje strednú vzdialenosť y (vo všetkých troch smeroch), ktorú molekuly 
urazia za čas tD. Konštanta úmernosti D je tzv. difúzny koeficient, ktorý udáva mieru 
mobility molekúl v danej látke. Počas času tD môţu molekuly prechádzať oblasťami  
s rôznymi koeficientmi D, čím vzniká časová závislosť koeficientu. 
Pre tieto prípady bol zavedený pojem Apparent Diffusion Coefficient (ADC), 
ktorý vyjadruje efektívnu hodnotu D a je časovo nezávislý. [8] 
 
 
2.2 Metódy merania difúzie 
Metódy magnetickej rezonancie pre meranie difúznych koeficientov sú zaloţené 
na náhodnom teplotnom pohybe jadier v magnetickom poli ktorý spôsobuje fázový 
posun ich transverzálnej magnetizácie oproti vektorom magnetizácie nepohybujúcich sa 
jadier.  Tieto metódy je moţné rozloţiť na tri časové oblasti, kedy v prvej dochádza 
pôsobením gradientných pulzov k rozfázovaniu jadier skúmanej vzorky. V druhej 
časovej oblasti jadrá voľne relaxujú a dochádza k difúzii. Difundujúce jadrá sa 
dostávajú do inej priestorovej polohy. V záverečnej časti dochádza k sfázovaniu 
vektorov magnetizácie jadier pôsobením gradientných pulzov. Pokiaľ sa sfázujú všetky 
vektory excitovaných jadier, výsledkom bude snímaný MR signál maximálny. 
Znamenalo by to, ţe nedošlo k zmene polohy jadier. Ak jadrá ale behom relaxačnej 
časovej oblasti zmenia polohu, bude snímaný signál slabší, nakoľko nedôjde  
k sfázovaniu všetkých vektorov magnetizácie. Na základe nameraného MR signálu sa 





2.2.1 Metóda PFGSE 
Najčastejšie sa na meranie difúzie pouţíva 6-intervalová PFGSE pulzná 
sekvencia . Táto sekvencia, najčastejšie vyuţíva gradientné pulzy obdĺţnikového tvaru. 
Po aplikácii 90o pulzu dôjde k sklopeniu vektora magnetizácie MZ do transverzálnej 
roviny a postupnej relaxácii jadier s časom T2
*. Aplikáciou 180o pulzu dôjde k otočeniu 
smeru precesie jadier, čím sa jadra začnú sfázovávať. Výsledkom procesu fázovania je 
vznik spinového echa v čase TE, ktorého amplitúda klesá s relaxačným časom T2 podľa 
vzťahu: [10] 
      𝑀𝑍 = 𝑀0. 𝑒
𝑇𝐸
𝑇2  ,     (2.2) 
 
kde MZ je veľkosť vektora magnetizácie v čase TE a M0 je počiatočná veľkosť vektora 
magnetizácie v osi z. 
Ak aplikujeme difúzne gradienty (symetricky okolo 180o pulzu) bude  
pre nehybné jadrá platiť to isté čo u sekvencie bez gradientov. Ak bude však jadro v inej 
pozícii (aplikáciou gradientu aj v inom magnetickom poli) pred a po 180o pulze, 
nedôjde k dosiahnutiu rovnakej fázy. Pozorovaný signál spinového echa potom 
nedosiahne také hodnoty ako v prípade sekvencie bez gradientov. 
 










,       (2.3) 
 
kde veličina b je takzvaný b-faktor a jeho veľkosť závisí na vlastnostiach pouţitých 
difúznych gradientov a veličina D je nám uţ známy difúzny koeficient. 
Difúzny koeficient D je závislý na teplote, na homogenite poľa a tieţ  
na vlastnostiach gradientných pulzov. Pre popis časových intervalov a veľkosti 
gradientných pulzov sa zavádza veličina b-faktor. 
 
Difúzne gradienty G nemusia mať obdĺţnikový tvar. V niektorých 
odôvodnených prípadoch môţu byť pouţitý napr. lichobeţníkový tvar alebo gradienty  
s pol-sínusovým priebehom. Jedným z dôvodov voľby týchto tvarov gradientu pulzov je 
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výrazné spomalenie nábeţných a doběţných hrán, vznik menších vírivých prúdov  
v okolitých vodivých materiáloch a výrazné zníţenie deformácie impulzov gradientov 
magnetického poľa. Pulzná sekvencia pre tri rôzne tvary difúznych gradientov  
(obr. 2.2).  
 
 
Obr. 2.2: Pulzná sekvencia PFGSE pre meranie difúzie s gradientmi obdĺţnikového, 
lichobeţníkového a pol-sínusového tvaru a im zodpovedajúci výpočet b-faktorov [11]  
 
Pre výpočet b-faktoru rôznych tvarov difúznych gradientov platia nasledujúce vzťahy: 
 
obdĺţnikový difúzny gradient: 








222  Gb ,     (2.4) 
 



















222  Gb  ,    (2.5) 
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 Gb ,            (2.6) 
 
kde γ je gyromagnetická konštanta. Pre merané atómy vodíka je táto konštanta rovná 
 γH = 42,58 MHz/T. Veličina G popisuje amplitúdu gradientného pulzu. Ostatné veličiny 
vyjadrujú časové relácie v PFGSE sekvencii a sú zrejmé z časových priebehov  
na (obr. 2.2). Veličinou  označujeme dĺţku gradientného pulzu a veličinou  potom 
vzdialenosť dvoch gradientných pulzov. [11] 
 
 
2.2.2 Metóda PFGFE 
Pre meranie difúzie je moţné pouţiť 6-intervalovú PFGFE pulznú sekvenciu. 
U tejto sekvencie je miesto druhého VF pulzu moţné dosiahnuť sfázovanie vektorov 
dvoma gradientnými pulzmi rôznej polarity. Sfázovanie vektorov je moţné dosiahnuť 
okrem dvoch VF pulzov i dvoma gradientními pulzmi rôznej polarity. Takto vytvorené 
gradientné echo je moţné tieţ vyuţiť pre meranie difúzie. Pulzná sekvencia PFGFE je 





Obr. 2.3: Meranie difúzie so sekvenciou gradientné-echo s dvoupolaritnými gradientmi 
obdĺţnikového, lichobeţníkového a sínusového priebehu a výpočet b-faktorov [11] 
 
Pre dva gradientné pulzy dĺţky  a posunom nábeţných hrán o časový interval  
je výpočet b-faktoru rovnaký ako u PFGSE sekvencie. Pre  =   budú gradientné pulzy 
tesne za sebou a výpočet b-faktoru moţno zjednodušiť. Pre gradientné pulzy 
lichobeţníkového a pol-sínusového tvaru sú vzťahy pre výpočet b-faktoru rovnaké ako 
v prípade PFGSE sekvencie. Výhodou pouţitia PFGFE pulznej sekvencie je skrátenie 
času TE pre rovnaké časovanie gradientov ako v sekvencii PFGSE a dosiahnutie 
väčšieho pomeru signál-šum v MR signáli. Nevýhodou môţe byť pre menšie amplitúdy 




2.2.3 Metóda EPI 
EPI (Echo Planar Imaging) patrí k veľmi rýchlym zobrazovacím technikám. 
Najčastejšie pouţívanou technikou na meranie difúznych obrazov je metóda Single Shot 
EPI (SS-EPI). Typický sled pulzu a jemu zodpovedajúce vzorkovanie je znázornené  
na (obr. 2.4). [12] 
 
 
Obr. 2.4: Sekvencia SS-EPI pre rýchle meranie difúzne váhovaných obrazov [12] 
 
Pulzná sekvencia je navrhnutá tak, aby sa signál v čase spinového echa zapisoval 
do k-priestoru, tak ako je znázornené na (obr. 2.4). Signál je zapisovaný najprv zľava 
doprava a potom sprava doľava a zápis sa cyklicky opakuje. Týmto spôsobom zápisu sa 
skracuje doba trvania merania a zniţuje sa dobra rozpadu signálu T2, tým zmeriame 





Obr. 2.5: Namerané dáta metódou SS-EPI v k-priestore, navrhnuté pre ky = 0 [12]  
 
Veľkou výhodou meracej metódy SS-EPI je rýchlosť merania, čím sa aspoň 
čiastočne eliminujú vplyvmi pohybu meraného človeka, tlkotu srdca a dýchanie. Táto 
metóda je však veľmi náchylná na rad artefaktov: vďaka nehomogenite magnetického 
poľa dochádza ku geometrickým deformáciám obrazu, k týmto deformáciám dochádza 
taktieţ pod vplyvom vírivých prúdov. 
 
 
2.2.4 Metóda troch meraní 
Táto metóda vychádza z metódy dvoch meraní, rozdiel je v tom, ţe v metóde 
„troch meraní“ dostávame presnejšie výsledky na základe merania troch obrazov. 
Meranie difúzie sa prevádza v niekoľkých krokoch. Prvý obraz sa meria bez difúznych 
gradientov. Ďalšie dve merania sú realizované s hodnotami rôznych kladných  
a záporných gradientov podľa potreby. V druhom meraní je zvolená jedna hodnota 
difúzneho gradientu a v treťom meraní záporná hodnota rovnakého gradientu ako  
v druhom meraní. Na základe toho dôjde ku kompenzácii nehomogénnosti 
magnetického poľa, ktoré vznikli vplyvom kladného a záporného gradientu. Takto 






S+     S−
S0
2  ,       (2.7) 
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kde S0 je DWI obraz meraný bez gradientného pulzu, S+ je DWI obraz meraný s kladným 
difúznym gradientným pulzom a S–  je DWI obraz meraný s kladným difúznym 
gradientným pulzom. 
K meraniu difúznych koeficientov sa vyuţíva spomínaná meracia sekvencia 
PFGSE (obr. 2.6). Klasická sekvencia spinového echa je rozšírená o dva difúzne 
gradienty, kedy prvý je aplikovaný medzi 90° a 180° RF impulzmi. Dochádza 
k rozfázovaniu spinov, následne je po 180° impulze aplikovaný druhý gradient ktorým 
sú spiny sfázované. [9] 
 
Obr. 2.6: PFGSE sekvencia pre meranie difúzie 
 
 
2.3 Vytvorenie difúzne váţených obrazov (DWI) 
V difúzne váţených obrazoch DWI predstavuje kaţdý obrazový bod intenzitu, 
ktorá je úmerná počtu molekúl vody (predpokladáme, ţe do rezonancie budíme atómy 
vodíka) v danom mieste. Toto meranie je viac citlivé na zmeny magnetického poľa ako 
obrazy váhované relaxačnými časmi T1 a T2. 
Pri meraní 2D difúzne váţených obrazov (DWI) v reze vzorkou, predstavuje 
kaţdý obrazový bod (pixel či voxel), hodnotu difúzneho koeficientu D. Ak pre meranie 
difúzneho koeficientu pouţijeme najčastejšie pouţívanú metódu PFGSE, získame vzťah 









   ,           (2.8) 
 
kde veličina S1 popisuje intenzitu voxelu v obraze meranom s gradientom v jednej z osí 
x, y, z, alebo kombináciou týchto gradientov a obraz S0 intenzitu voxelu v obraze 
meranom bez pouţitia gradientu.  
Postup pre spracovanie DWI obrazu je vidieť na (obr. 2.7). Metódou merania 
PFGSE boli získané namerané dáta predstavujúce intenzitu obrazov v tzv. k-priestore. 
Tieto dáta predstavujú maticu, ktorá musí byť upravená Fourierovou transformáciou  
a výsledné obrazy sú vypočítané podľa vzťahu (2.8). Na (obr. 2.8) je vidieť namerané 
dáta v k-priestore a výsledný difúzne váţený obraz. [13] 
 
 




Obr. 2.8: Vľavo DWI obraz, vpravo namerané hodnoty metódou SE (PFGSE bez 
difúznych gradientov) v k-priestore získané z tomografu  
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3 Obrazy váţené difúznym tenzorom (DTI) 
Zobrazenie tenzoru difúzie (Diffusion Tensor Imaging, DTI) je pomerne nová 
technika vyšetrenia magnetickou rezonanciou, ktorá je v súčasnej dobe ako jediná 
schopná zobraziť bliţšie štrukturálne detaily bielej hmoty mozgovej či srdcových 
svalových vlákien. Sofistikované softvérové spracovanie základných dát umoţňuje 
vizualizovať jednotlivé dráhy vlákien alebo merať číselné hodnoty parametrov DTI, 
ktoré podľa doterajších publikácií citlivo reagujú na štrukturálne poškodenie bielej 
hmoty. [14] 
Najlepší model na charakterizovanie Gaussovho difúzneho modelu s anizotropným 
rozloţením molekúl za jednotku času je difúzny tenzor. Difúzny tenzor je symetrická 



















D .     (3.1) 
 
 
3.1 Difúzny tenzorový elipsoid 
Ako príklad, je moţné tenzor vysvetliť jednoduchšie. Ak pridáme kvapku 
atramentu do stredu kocky vody postupne sa atrament sformuje do tvaru gule, pretoţe 
difúzia v izotropnom materiály je tieţ izotropná. Avšak v anizotropnom médiu by sa 
častice atramentu difúzovali viac pozdĺţne hlavnej osi média ako podľa kolmej osi na os 
média. Profil rozloţenia uţ nemôţe byť popísaný ako guľa, pripomína skôr elipsoidu 
s dlhšou osou paralelnou s dlhšou osou anizotropného média. Difúzny tenzor je často 
povaţovaný za elipsoid (obr. 3.1), ktorého povrch elipsoidy reprezentuje vzdialenosť,  
v ktorej sa budú molekuly šíriť. Forma difúzneho tenzoru stanovuje vnútorné referenčné 
rámce nazývané Vlastný systém. Hlavná os v1 elipsoidu je reprezentovaná vlastnými 




Obr. 3.1: Schéma elipsoidy difúzneho tenzoru. 
 
 
Dtr 62        (3.2) 
 
V rovnici (3.2) môţeme vidieť, ţe rozloţenie v čase t je úmerné druhej 
odmocnine difuzivity (vodivosti), preto osi elipsoidu sú rozloţené podľa druhej 
odmocniny vlastných hodnôt. Príklady rôznych tenzorov v maticiach a ich elipsoidov 





Obr. 3.2: Matice difúzneho tenzora s odpovedajúcimi elipsoidami [11] 
 
 
3.2 Vytvorenie DTI 
V DTI obrazoch je kaţdý voxel zobrazovaný pomocou elipsoidu. Pre vytvorenie 
DTI obrazu je moţné ako základ pouţiť opäť metódu PFGSE. Na realizáciu zobrazenia 
elipsoidu je nutné vykonať najmenej 7 meraní a vyhodnotení DWI obrazov. Jeden obraz 
bude bez gradientov S0 a obrazy S1 aţ S6 budú s gradientmi v rôznych smeroch 
(najčastejšie pridáme ku gradientom v hlavných osiach gradienty v osi xy, yz a xz). 







 ,    (3.3) 
 
kde b je vektor obsahujúci informáciu nielen o veľkosti gradientu, ale aj o jeho 
orientácii. Matica D predstavuje symetrický tenzor obsahujúci difúzne koeficienty D 
vypočítané z meraní šiestich pozdĺţnych nezávislých súradnicových smerov. 
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Pre výpočet difúzie je nutné merať aj siedmy obraz, a to bez pouţitia 
gradientných pulzov. Pri zobrazovaní difúzneho tenzoru je v našom prípade jeden voxel 
zobrazený pomocou elipsoidu. Pre vykreslenie elipsoidu je nutné poznať vlastné čísla λ 
a vlastné vektory v. Tie získame z tenzoru D pomocou procesu "diagonalizácie" ako je 
vidieť v rovnici (3.4). [13] [21] 
 


















         
(3.4) 
 
Úpravou vzťahu (3.3) moţno získať nasledujúcu rovnicu, ktorú je moţné pouţiť  
pre výpočet jednotlivých difúznych koeficientov: [13] [21] 
 








































 .    (3.5) 
 
 
Jednou z moţností zobrazenia DTI obrazu je pouţiť nasledujúcu kombináciu 



















Velikosť gradientov sa nastaví tak, aby bx=by= bz=
zyzxyx bbbbbb   = 221.5 mm
2
/s. Tým sa zjednoduší výpočet difúznych 




Na (obr. 3.3) je zobrazených deväť difúzne váţených obrazov transverzálneho 
rezu meranej vzorky cibule s kôprom. Tieto obrazy zodpovedajú jednotlivým prvkom  
v matici D. Ako je z obrázkov zrejmé, najvyššie rozlíšenie obrazu je vidieť v obraze 
meranom pri pouţití gradientu iba v osi x. Je tu najlepšie viditeľná štruktúra meranej 
vzorky. Rovnako moţno štruktúru rozoznať v ostatných obrazoch na hlavnej diagonále. 
Pri pouţití gradientov v dvoch osiach potom dostávame signály slabšie (mimo hlavnú 









Obraz DTI bol vypočítaný v programe Matlab za pouţitia vzťahu (3.5).  
Na (obr. 3.4) je vykreslená meraná vzorka kôpru s cibuľou v transverzálnom reze 
metódou DTI. Je vidieť, ţe obrázok v tomto 2D reze je zloţený z elipsoidov, ktoré 





Obr. 3.4: Zobrazenie meranej vzorky kôpru s cibuľou pomocou metódy DTI [13] [20] 
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4 Chyby v obraze 
 
 
4.1 Artefakty v MRI 
Za artefakt v MRI obraze pokladáme určitý druh zmeny alebo chyby spôsobenej 
mnohými príčinami. Medzi potenciálne zdroje artefaktov v prípade MRI obrazov 
môţeme zaradiť prístrojové vlastnosti tomografického systému, vlastnosti a chovanie 
meraných tkanív, nevhodnú voľbu parametrov merania alebo pulzných sekvencií či 
pouţitie nevhodných algoritmov pre spracovanie dát. Napríklad u obrazov MRI, dokáţu 
nechcené artefakty v obraze výrazne zhoršiť moţnosť diagnostiky tkaniva lekárom, čo 
môţe viesť k zámene zdravého tkaniva za patologické tkanivo. Pri meraní difúzne 
váţených obrazov je podstatné získať v obrazoch čo najlepší odstup signál/šum. Lepších 
hodnôt SNR tak je moţné dosahovať meraním silnejšej vrstvy meranej vzorky. Je to 
však o kompromise nakoľko v anizotropnom prostredí môţe vzniknúť problém  
pri zobrazovaní štruktúr s rôznymi koeficientmi. Správnosť merania difúznych 
koeficientov nám ovplyvňuje nehomogenita statického magnetického poľa B0  
a nehomogenita magnetického poľa vplyvom rôznych veľkostí susceptibility meraných 
vzorkov, vírivé prúdy, ale i teplota, hardwarové obmedzenia či vplyv veľkosti b-faktoru  
[9]  [14]. 
 
 
4.2 Šum  
Namerané dáta sú v praxi väčšinou zmesou uţitočného signálu a šumu. Rovnako 
obrazové dáta získané z magnetickej rezonancie nenesú iba informácie ktoré by boli  
z celej časti relevantné. Na nadbytočnú informáciu v obraze je moţné pozerať ako na 
šum v obraze.  Vo väčšine prípadov je tento šum k uţitočnému signálu pričítaný, ide 
o tzv. aditívny šum. Môţe ísť o šum tepelný, generovaný v odporoch, šum 
elektronických obvodov, kvantizačný šum vznikajúci pri digitalizácii signálu pomocou 
analógovo-číslicových prevodníkov, alebo o rušivé signály indukované do meracieho 
obvodu elektromagnetickou alebo elektrostatickou väzbou. Je dobré vedieť akým 
 36 
 
spôsobom boli obrazové dáta vytvorené, môţeme tak odhadnúť aké chyby a poruchy sa 
budú v obraze vyskytovať.  
 
 
4.3 Úprava obrazu 
Úprava obrazu môţe byť z časového hľadiska rozdelená na predspracovanie 
(„pre-procesing“) a dodatočné spracovanie obrazu („post-procesing“).   
V „pre-procesingu“ pred meraním upravíme meracie metódy. Príkladom môţe 
byť eliminácia vírivých prúdov, ktoré sú indukované magnetickým poľom, pričom k ich 
najväčšiemu výskytu dochádza pri pouţití pravouhlých gradientov. Moţnosť úpravy 
bude v tomto prípade voľba lichobeţníkových alebo sínusových gradientných pulzov. 
Pri dodatočnom spracovaní obrazu, príkladne potlačení šumu, je moţnosť výsledný 
obraz filtrovať. K tomu sa pouţívajú dve skupiny filtrov. Prvou sú lineárne filtre 
a druhou filtre nelineárne. Lineárne filtre sú nezávislé na polohe v obraze, celý obraz 
teda filtrujú nezávisle na obsiahnutej informácii. Medzi také filtre patrí napríklad 
Gaussov filter,  Wienerov filter, priemerovanie alebo dolná priepusť. Wienerov filter 
pozná spektrálne vlastnosti obrazu a snaţí sa o lineárnu časovú invarianciu, čím sa 
najviac pribliţuje k obrazu bez šumu. Nelineárne filtre odstraňujú šum, vyhladzujú 
obraz a zároveň nestrácajú toľko detailov z obrazu. Medzi nelineárne filtre patrí 
Mediánový filter, konzervatívne vyhladenie, waveletová transformácia a iné. 
Mediánový filter vyberie pixel na spracovanie a jeho okolie, z ktorých je vypočítaný 
medián a jeho hodnota zapísaná do spracovávaného pixela. V ďalšej kapitole je bliţšie 
popísaný princíp jedenej z filtrácií, ktorý je vyuţitý v praktickej časti tejto práce. 
 
 
4.3.1 Waveletová transformácia 
Podnetom pre vznik Waveletovej transformácie bola snaha získať časovo-
frekvenčný popis signálu. Na rozdiel od Fourierovej transformácie, ktorá poskytuje 
informáciu o frekvenčných zloţkách signálu, waveletová transformácia vypovedá aj 
o ich výskyte v čase. Je teda vhodná k popisu nestacionárnych signálov. 
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Transformáciou signálu pomocou WT získame dvojrozmernú funkciu času 
a mierky (scale). Základom tejto transformácie sú wavelety (vlnky), sú to časovo 
obmedzené signály. Hlavný (základný) wavelet sa nazýva materská vlnka (mother 
wavelet), ktorá nemá zmenenú mierku a nie je posunutá. Posúvaním a zmenou mierky 
materskej vlnky, sú z nej odvodené ďalšie vlnky podobného tvaru, ktoré sú však 
posunuté (vpravo, vľavo), alebo majú zmenenú mierku (roztiahnuté, skrátené). 
Odvodené vlnky tvoria s materskou vlnkou jeden základ. [15] 
 
Poznáme tri základné druhy waveletových transformácií: 
 Spojitá waveletová transformácia (WT, CWT) - zmena mierky a posunutia sa 
mení spojito, wavelety a vstupný signál sú tieţ spojité. 
 Diskrétna waveletová transformácia (DTW) – zmena mierky a posunutia sa 
realizuje diskrétne, po skokoch, wavelety a vstupný signál sú spojité. 
 Dyadická waveletová transformácia s diskrétnym časom (DTWT) – zmena 
mierky a posunutia sa realizuje diskrétne po skokoch, wavelety a vstupný signál 
sú taktieţ diskrétne. [15] 
 
 
Dekompozícia obrazu pomocou DTWT 
Pri spracovávaní obrazu sa vyuţíva dvojrozmernej (2D) waveletovej 
transformácioe. Jedná sa o rozšírenie jednorozmernej (1D) waveletovej transformácie. 
Dvojrozmerný obrazový signál je najprv spracovaný pomocou 1D transformácie  
po stĺpcoch a následne po riadkoch (alebo naopak). 
Pri dekompozícii obrazu dochádza k rozloţeniu obrazovej matice o rozmeroch 
[M,N] na aproximačnú zloţku (LL) a detailné zloţky (HL, LH, HH). Schéma 





Obr. 4.1: Schéma dekompozície obrazového signálu 
 
Pre bliţší popis je definovaná matica [M,N], kde M je počet riadkov a N počet 
stĺpcov (M a N sú celé čísla väčšie ako nula). Vlastný rozklad je realizovaný vykonaním 
1D transformácie po riadkoch, čím je dosiahnutý medzivýsledok. Na ten je aplikovaná 
ďalšia diskrétna vlnková transformácia aby bolo moţné obdrţať konečný výsledok, dve 
samostatné zmeny mierky zlúčené podľa (x,y)=1(x)(y). Aplikáciou tohto postupu 
boli získané dve frekvenčné subpásma v kaţdom riadku. Spojením nízkofrekvenčného 
pásma (L) všetkých riadkov je moţno dosiahnuť zúţenú verziu pôvodného obrázku (M 
x N/2). Podobne je zlúčené vysokofrekvenčné pásmo všetkých riadkov a dosiahnuté (H) 
pásmo. Pokiaľ bude obdobne zlúčené vysokofrekvenčné pásmo všetkých riadkov, 
dosiahne sa (H) pásmo (opäť o veľkosti M x N/2) v ktorom je vidieť všetky 
vysokofrekvenčné detaily (ako sú prechody a hrany) ktoré sa v obrázku nachádzajú. 
Nasleduje aplikácia druhej vlnkovej transformácie i na tento medzivýsledok. 
Výsledkom su štyri subpásma LL1, HL1, LH1 a HH1 o veľkosti M/2 x N/2. Pri práci  
s obrazom obsahuje pásmo LL1 hrubšiu verziu pôvodného obrázku, ktorá je 
podvzorkovaná v pomere 2:1, zatiaľ čo HL1, LH1 a HH1 obsahujú informácie  
o detailoch (HL1 detaily v vertikálnom smere, LH1 horizontálnom a HH1 
diagonálnom). Nakoľko je LL1 zmenšenou podobou pôvodného obrázku tak má 
rovnaké priestorové a energetické charakteristiky. Je moţné ho ďalej rozloţiť podľa 







Obr. 4.2: Riadkovo-stĺpcový výpočet dvojrozmernej vlnkovej transformácie 
 
Príklad rozkladu obrázku sa nachádza na (obr. 4.3). V ľavom hornom rohu je 










Algoritmus potlačovania šumu pomocou waveletovej transformácie spočíva 
v dekompozícii signálu na aproximácie a detaily. Detaily je moţné ďalej upravovať 
vhodnou metódou, napríklad prahovaním (thresholding). Nasleduje spätná 
rekonštrukcia signálu IDWT (inverse discrete wavelet transform) z upravených 
koeficientov. Úspech filtrácie nezávisí len na stanovenom prahu, ale i na druhu 
prahovania. Správne nastavenie umoţňuje dosiahnuť potlačenie neţiaduceho šumu  
v obraze, za cenu straty určitého mnoţstva informácií. Uţívaným základným druhom 
prahovania je napríklad prahovanie tvrdé (hard) a mäkké (soft). Pri tvrdom prahovaní sa 
koeficienty menšie ako hodnota prahu nahradia nulami, koeficienty nad prahom 
zostávajú zachované. Pre mäkké prahovanie platí, ţe koeficienty nad prahom sa posunú 




5 Uţívateľské rozhranie pre spracovanie obrazu 
V rámci praktickej časti tejto práce bolo úlohou vytvoriť jednoduché uţívateľské 
rozhranie pre výpočet difúzne váţených obrazov pričom bolo potrebné premyslieť 
usporiadanie rozhrania tak, aby sa do neho dali vkladať ďalšie moduly pre spracovanie 
obrazu, filtrovanie prípadne výpočet difúzneho tenzoru. K realizácii bol pouţitý editor 
GUIDE (Graphical User Interface Development Environment), ktorý je súčasťou 
programového prostredia Matlab, v ktorom bola aplikácia realizovaná vytvorením 
grafického uţívateľského rozhrania  GUI (Graphical User Interface). 
 
 
5.1 Programové prostredie Matlab 
MATLAB je interaktívne programové prostredie a skriptovací programovací 
jazyk štvrtej generácie vyvíjaný spoločnosťou MathWorks pre operačné systémy Linux, 
Windows i Mac OS. 
Názov MATLAB vznikol skrátením slov MATrix LABoratory (voľne preloţené 
„laboratórium s maticami“). Umoţňuje počítanie s maticami, vykreslovanie 2D i 3D 
grafov funkcií, implementáciu algoritmov, počítačovú simuláciu, analýzu a prezentáciu 
dát i vytváranie aplikácií vrátane uţívateľského rozhrania. Pôvodne bol jazyk určený 
pre matematické účely, ale časom bol upravený, boli pridané nové funkcie a rozšírenia, 
rozrástol sa rôznymi smermi a dnes je vyuţívaný v širokej škále aplikácií. Ako názov 
napovedá, kľúčovou dátovou štruktúrou pri výpočtoch v MATLABe sú matice, ktoré 




Prostredie, ktoré v MATLABe slúţi k vytváraniu aplikácií s grafickým 
prostredím sa nazýva GUIDE. Umoţňuje vytvoriť grafické uţivateľské rozhranie GUI, 
ktoré sa skladá z rôznych grafických ovládacích prvkov. Ovládacie prvky v GUI sa 
nazývajú objekty, pričom kaţdý z nich má svoje jedinečné číslo (handle) a svoje 
vlastnosti. Za pomoci funkcie get je moţné vlastnosti objektov zisťovať a pomocou 
funkcie set ich nastavovať na rôzne hodnoty. Objekty v uţívateľskom okne majú 
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vlastnosť označenú CallBack, ktorá obsahuje akciu, ktorá sa vykonáva po výbere 
objektu na reťazec určujúci funkciu s ďalšími parametrami.  
 
 
5.2 Grafický návrh aplikácie 
Grafické uţívateľské rozhranie bolo vytvorené za cieľom zjednodušenia prístupu 
k dátam potrebným k výpočtu a vykresleniu difúzne váţených obrazov, moţnosti 
okamţitého subjektívneho hodnotenia obrazov v jednotlivých oknách a veľkej 
variabilite nastavení ďalších modulov ktoré je moţné do aplikácie vloţiť. Ako príklad, 
bol do aplikácie vloţený panel na filtráciu difúzne váţených obrazov a panel k výpočtu 
a vykresleniu difúzneho tenzora. Za pomoci vytvoreného GUI sa tak stáva aplikácia 
uţívateľsky prívetivejšia (tzv. „user friendly“). Aplikácia je rozvrhnutá do dvoch častí, 
na ľavej strane je uţívateľské menu, na pravej priestor k vykresleniu upravovaných dát. 
Pri návrhu aplikácie bolo dôleţité vytvoriť prirodzené a ľahko pochopiteľné rozhranie. 
Popis ovládacích panelov slúţi k lepšej orientácii a hierarchia rozloţenia panelov 
korešponduje s účelom ich pouţitia. 
 
 
Obr. 5.1: Návrh grafického rozhrania  
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5.3 Ovládanie aplikácie 
Aktuálny adresár v programe MATLAB musí byť nastavený na priečinok 
obsahujúci všetky súbory aplikácie, taktieţ je vhodné aby boli v danom priečinku 
uloţené i dáta, s ktorými má aplikácia ďalej pracovať, pomôţe to urýchliť nahrávanie 
vstupných dát. Aplikáciu GUI.fig je moţné spustiť z MATLABového súboru GUI.mat. 
Po spustení sa zobrazí okno aplikácie, kde je na začiatku viditeľné iba uţívateľské menu 
vykreslené na ľavej strane okna. V editačných poliach a roletových menu sú 
prednastavené defaultné hodnoty, ktoré môţe uţívateľ meniť. Pre vykonanie 
poţadovanej funkcie je potreba aktivovať príslušné tlačidlo.   
Ako je moţné vidieť na (obr. 5.1) a (obr. 5.2), prvá časť menu pozostáva  
z DWI panelu, v ktorom je moţné  postupne načítať dáta k vypočítaniu difúzne 
váţeného obrazu. Uţívateľ má moţnosť jednoduchým načítaním súboru najprv vybrať 
dáta bez aplikačného gradientu, ktoré sú potrebné načítať k výpočtu všetkých obrazov 
len raz. Následne sa do aplikácie načítavajú dáta, ktoré boli vytvorené 
snímaním tomografu v osiach xx, yy, zz, xy, yz, xz, pričom v kaţdej z osí je potrebné 
načítať dáta s kladným a dáta so záporným gradientom. Po načítaní dát potrebných 
k výpočtu difúzneho obrazu je potrebné zvoliť umiestnenie, kde sa obraz vykreslí. Je 
moţné tak učiniť za pomoci roletového menu, pre jednoduchšiu orientáciu boli 
jednotlivé poloţky pomenované obdobne k voleným osiam. Po dokončení popísaných 
krokov je moţné zobraziť difúzne váţený obraz vo vykresľovacom panely. Výpočet 
obrazu je moţné ovplyvniť nastavením hodnoty b-faktoru, ktorá je defaultne nastavená 
na hodnotu  odpovedajúcu prvej hodnote z výberu roletového menu b-faktoru. Je nutné 
pripomenúť, ţe do výpočtu obrazu bude vţdy automaticky priradená hodnota zvoleného 
b-faktoru z roletového menu. Tlačidlo Zobraz pod roletovým menu, je moţné pouţiť iba 
v prípade, ţe je potrebné všetky dostupné vykreslené obrazy nanovo prepočítať s novou 
hodnotou b-faktoru. Pri výpočte a vykresľovaní obrazu s rôznymi hodnotami b-faktoru 
je teda potrebné vyhnúť sa tomuto tlačidlu a prepočítaniu tak všetkých dát. Postupným 
načítavaním dát je moţné vykresliť vypočítané difúzne váţené obrazy v šiestich oknách 
vo vykresľovacom panely na pravej strane aplikácie. Takto vykreslené dáta v podobe 




Obr. 5.2: DWI panel 
 
Ďalší ovládací panel slúţi na filtráciu vykreslených obrazov a bol pridaný  
do aplikácie ako príklad vloţenia ďalšieho funkčného modulu. V panely filtrovania je 
moţné zvoliť v roletovom menu vhodný typ filtrácie. Uţívateľ má na výber dva 
základné filtre, Wienerov filter a Mediánový filter. Je moţné zvoliť i filtráciu na 
základe Waveletovej transformácie s vlnkami Debuchies 3, Debuchies 5 a Biortogonal 
1.3. Pri aplikácii filtrovania za pomoci Waveletovej transformácie je moţné nastaviť 
tvrdé alebo mäkké prahovanie, pričom hodnota prahu je defaultne nastavená  
na hodnotu, ktorú si vypočítava MATLAB za pomoci koeficientov a matice 
filtrovaného obrazu. Hĺbku dekompozície je moţné nastaviť v roletovom menu  
od úrovne 1 do úrovne 5. Roletového menu je moţné vyuţiť  i pri filtrácii Wienerovým 
a Mediánovým filtrom, kde zvolená hodnota nastaví parameter filtru. Pre vykreslenie 
filtrovaných obrazov, po výbere vhodného typu filtrovania, stačí pouţiť tlačidlo Zobraz, 
ktoré je súčasťou filtračného panela. Vo vykresľovacom panely budú zobrazené 
filtrované obrazy, uţívateľ má však moţnosť okamţitého porovnania s originálom  





Obr. 5.3: Panel filtrace 
 
Posledný modul, ktorého ovládací panel bol vloţený do aplikácie pod názvom 
DTI panel, umoţňuje výpočet a vykreslenie difúzneho tenzora z vypočítaných difúzne 
váţených obrazov. Uţívateľ má moţnosť určenia zdrojových dát, pôvodného alebo 
filtrovaného obrazu, z ktorých bude tenzor vypočítaný. Zahájenie výpočtu a vykreslenia 
modelu tenzoru sa aktivuje tlačidlom Zobraz DTI. 
 
 
Obr. 5.4: DTI panel 
 
 
5.3.1 Difúzne váţené obrazy 
V pokračovaní praktickej časti tejto práce boli v navrhnutej aplikácii načítané 
a spracované namerané dáta z metódy troch meraní, ktoré vznikli vyuţitím  
6-intervalovej PFGSE sekvencie pre meranie difúznych koeficientov atómov a molekúl. 
Dáta boli poskytnuté vedúcim práce vo formáte .mat. 






Obr. 5.5: Vypočítané DWI obrazy. 
 
 
5.3.2 Filtrácia DWI obrazov 
Ako je moţné pozorovať na (obr. 5.5), vypočítané DWI obrazy sú znehodnotené 
artefaktmi, ktoré znemoţňujú ďalšie spracovanie obrazu.  Pri meraní difúzie je dôleţité 
získať v obrazoch čo najlepší odstup signál-šum, teda čo najväčšiu hodnotu SNR. 
Nakoľko však intenzita rušivých artefaktov v obraze dosahuje výšky uţitočných dát, nie 
je moţné filtrovaním obrazu dosiahnuť najlepšie výsledky. Uţívateľ má moţnosť 
filtrácie pomocou základných filtrov typu Median, Wiener, pre príklad bola 
implementovaná i metóda filtrácie pomocou waveletovej transformácie s vyuţitím 
materských vlniek Debuchies 3, Debuchies 5 a Biortogonal 1.3. Ako príklad slúţi  
(obr. 5.6), kde je moţné subjektívne porovnať výsledky pouţitého typu filtrovania 




Obr. 5.6: Výsledky filtrovania 
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5.3.3 Obraz DTI 
V tejto kapitole bol ako príklad zobrazený obraz DTI, vypočítaný v programe 
Matlab za pouţitia vzťahu (3.5). Schéma postupu je zobrazená na (obr. 5.7).  
Na nasledujúcom obrázku, ktorý bol vykreslený a vypočítaný ako DTI tenzor 
z pôvodných dát difúznych koeficientov (obr. 5.8a), je moţné pozorovať obrovské 
mnoţstvo artefaktov. Tie sa vykresľujú podobne ako uţitočné dáta v podobe elipsoidov, 
avšak je si moţné všimnúť, ţe tieto dáta sa v obraze vyskytujú ako eleipsoidy bez 
zjavnej smerovosti. Artefakty obraz znehodnocujú a stáva sa tak nevyuţiteľným. 
V tomto prípade je vhodné aplikovať na uţ vypočítané difúzne váţené obrazy vhodný 
typ filtrácie. Po aplikácii Wienerovho filtru na (obr. 5.8 b,c) vidieť zvýšený odstup 
signál šum, i keď za cenu straty časti uţitočných dát. Na (obr. 5.9) je príklad aplikácie 
Mediánovho filtu s rôznym nastavením parametru filtru. Je moţné subjektívne 
zhodnotit, ţe u tohto typu filtu boli dosiahnuté najlepšie výsledky  
pri filtrácii s následným vytvorením difúzneho tenzoru. Na (obr. 5.10) je priblíţený 
detail, na ktorom je moţné prehľadne pozorovať rôzne natočenie, veľkosť 
a usporiadanie elepsoidov DTI obrazca z uţitočných dát, kedy boli rušivé artefakty 
značným spôsobom potlačené.  
 
Obr. 5.7: Schéma postupu spracovania DTI obrazu 
 
 




Obr. 5.9: a) Tenzor z nefiltrovaných dát, b) Median koef. 2, c) Median koef. 5, d) 
Median koef. 4 
 
 




V praktickej časti tejto práce bolo dosiahnuté vytvorenie grafického rozhrania, 
ktoré ponúka uţívateľovi moţnosť načítania dát z magnetickej rezonancie a následnú 
moţnosť výpočtu a zobrazenia difúzne váţených obrazov. Snahou pri návrhu aplikácie 
bolo vytvoriť jednoduché „user friendly“ prostredie, s následnou moţnosťou doplnenia 
o ďalšie funkčné moduly. Ako príklad boli v rámci tejto práce do aplikácie doplnené 
moduly v podobe panela filtrácie a panela na výpočet difúzneho tenzoru. Difúzne 
váţené obrazy boli v praktickej časti vypočítané a vykreslené za pomoci metódy troch 
meraní z dát poskytnutých vedúcim diplomovej práce. Ako príklad funkčnosti 
vloţeného modulu, boli dáta ďalej upravované pomocou filtrácie, pričom najlepšie 
výsledky boli dosiahnuté pri pouţití jednoduchého nelineárneho Mediánového filtru.  
Za určitú cenu straty časti uţitočnej informácie bolo moţné výrazne odlíšiť uţitočné 
dáta od neţiaducich artefaktov v obraze. Ako dôleţitá časť úpravy obrazu sa filtrácia 
prejavila pri vykresľovaní difúzneho tenzoru, kedy výpočet a vykreslenie DTI obrazu 
z pôvodných dát bez pouţitia filtrácie bolo celkom nepouţiteľné. Lepších subjektívnych 
i objektívnych výsledkov by bolo moţné dosiahnuť elimináciou čo najväčšieho 
mnoţstva artefaktov. Je dôleţité získať v obrazoch čo najlepší odstup signál-šum, teda 
čo najväčšiu hodnotu SNR. Správne meranie difúznych koeficientov značne ovplyvňuje 
teplota, vírivé prúdy, nehomogenita statického mag. poľa B0  a nehomogenita 
magnetického poľa vplyvom rôznych susceptibilít meraných vzorkov o čom však táto 
práca pojednáva len okrajovo. Jednou z moţností filtrácie obrazu v praktickej časti, bola 
filtrácia za pomoci waveletovej transformácie, ktorá bola v práci pouţitá 
experimentálne, ako ďalší moţný typ nelineárnej filtrácie. Výsledky filtrácie však boli 
nedostatočné, bolo to spôsobené hlavne veľkou stratou dát, ktorá sa najviac prejavila pri 
následnom spracovaní DTI obrazu. Navrhnutý typ filtrácie počíta s úpravou obrazu 
v štandardnej škále koeficientov (0-255), pričom v praktickej časti sú načítavané dáta 
v komplexnom tvare. Po aplikácii absolútnej hodnoty a logaritnu je moţné pracovať 
v pásme hodnôt cca (-7 aţ +7). Pri následnom výpočte difúzne váţeného obrazu sa 
počíta s hodnotou b-faktoru, čo opäť výrazne ovplyvní veľkosti hodnôt v matici obrazu. 
Pre vyuţitie waveletovej transformácie je potrebné filtráciu prispôsobiť priamo difúzne 
váţeným obrazom, prípadne  realizovať prevod dát do inej stupnice ešte pred 




Cieľom diplomovej práce bolo oboznámiť sa so základnými princípmi 
magnetickej rezonancie, spôsobmi merania a spracovania difúzne váţených obrazov. 
Následne v praktickej časti práce navrhnúť v programe Matlab jednoduché uţívateľské 
rozhranie pre výpočet difúzne váţeného obrazu z dát nameraných MR tomografom 
a premyslieť usporiadanie rozhrania tak, aby bolo moţné vkladať ďalšie moduly  
pre spracovanie obrazu ako je filtrácia, prípadne výpočet difúzneho tenzoru.  
Vypočítané difúzne váţené obrazy zodpovedajú očakávaniu, avšak pre ďalšie 
spracovanie je nutné obrazy vhodne upraviť. V teoretickej časti práce bola popísaná 
waveletová transformácia ako jedna z moţností nelineárnej filtrácie, nedosahovala však 
poţadovaných výsledkov a pre ďalšie spracovanie obrazu takto filtrované dáta boli 
bezcenné. Lepších výsledkov bolo dosiahnuté po aplikácii Wienerovho filtru 
a Mediánového filtru. Obrazy po aplikácii Mediánového filtru sa v subjektívnom 
hodnotení javili ako najlepšie. Prakticky sa toto hodnotenie potvrdilo i v ďalšom 
spracovaní, pri výpočte a následnom vykreslení difúzneho tenzoru, kde bolo moţné 
pozorovať natočenie a súmerné usporiadanie elepsoidov DTI obrazca. Aplikácia 
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ZOZNAM SYMBOLOV, VELIČÍN A SKRATIEK 
 Dostatočná vzdialenosť od vzorku s ohľdom na zmeny mag. indukcie 
 Čas za ktorý urazí částica strednú kvadratickú chybu vzdialenosti  
ADC Apparent Diffusion Coefficient 
b b- faktor 
B0 Velikosť statického magnetického poľa 
CT Počítačová tomografia 
D Difuzny koeficient 
D Difuzny tenzor 
d Priemer vzorku 
DTI Diffusion Tensor Imaging 
DWI Difúzne váhované obrazy 
EPI Echo Planar Imaging 
FT Furierova transformácie 
G Velikosť difúzneho gradientu 
GE Metóda gradient echo 
GUI Grafické uţívateľské prostredie 
H Magnetická intenzita 
K Boltzmannova konštanta 
M0 Velikosť vektoru magnetizácie 
MR Magnetická rezonancia 
MRI Magnetic Resonance Imaging 
NMR Nukleárna magnetická rezonancia 
PFGFE Metóda Gradientního echa s difuznymi gradientmi 
PFGSE Metóda Spinového echa s gradientnými pulzmi 
RTG Röntgen 
S0 Obraz meraný bez difúznych gradientov 
SE Metóda Spin echo 
SNR Signal to Noise Ratio 
SS-EPI Single shot Echo Planar Imaging 




T1 T1 relaxačný čas 
T2 T2 relaxačný čas 
T2
*
 Efektívny relaxačný čas T2  
TE Čas echa 
TR Doba opakovania 
v Vlastné vektory 
VF Vysokofrekvenčné pole 
γ Gyromagnetická konštanta 
λ Vlastné čísla 
 Vzdialenosť medzi dvoma gradientnými pulzmi 
 Dĺţka gradientného pulzu 
WT Waveletová transformácia, vlnková transformácia (Wavelet Transform) 
1D Jednorozmerný 
2D Dvojrozmerný 
CWT Spojitá waveletová transformácia 
DWT Diskrétna waveletová transformácia 
DTWT Diskrétna waveletová transformácia s diskrétnym časom 
HH Matica diagonálnych detailných koeficientov 
HL Matica vertikálnych detailných koeficientov 
LH Matica aproximačných koeficientov 
LL Matica aproximačných koeficientov 
  
  
  
  
  
  
  
